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ABSTRAKT
Diplomová práce se věnuje základům ultraakustiky, vysvětluje uplatnění Dopplerova jevu
v medicíně a jeho využití jako diagnostické metody pro měření rychlostí toků krve v
cévách. Práce uvádí také dopplerovské systémy užívané pro diagnostiku. Jsou popsány
principy těchto systémů, nakreslena jejich bloková schémata a je vysvětlena jejich funkce.
Dále je uveden systémový návrh celého ultrazvukového měřiče rychlosti toku krve. Systém
je navrhnut pro zadané parametry s kontinuální pracovní frekvencí 4 MHz, generovanou
intenzitou ultrazvuku 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 a s průměrem vysílacího měniče tvaru D = 8 mm. V
návrhu vlastního řešení jsou popsány všechny funkční bloky ultrazvukového měřiče. Je
popsána volba vhodných součástek a pro ně jsou navržena všechna potřebná napájecí
napětí. Experimentálně byli ověřeny hlavní funkční bloky systému. Systém je navrhnut
s akustickým odposlechem a výsledné rychlostní křivky jsou zobrazeny na softwarovém
osciloskopu na PC.
KLÍČOVÁ SLOVA
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ABSTRACT
This master’s thesis is concerned with the basis of ultra-acoustics and it explains the
application of Doppler effect in medicine as a diagnostic method used for measuring blood
flow velocity in blood vessels. The thesis also presents Doppler systems used for diagnostic
purposes. It describes the principles of these systems, shows accompanying flowcharts
and explains the function of these systems. There is also included the system design of
the whole ultrasonic blood flow velocity meter. The system has been designed for the
specified parameters with continuous 4 MHz operating frequency, generated intensity
of ultrasound 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 and diameter D-shaped transmitting transducer 8 mm. In the
design of personal solution there are described all the function blocks of the ultrasonic
meter. There is also described the choice of appropriate components and designed all
the required supply voltages. All the function blocks of the system are experimentally
verified. The system has been designed with acoustic intercept and the resultant velocity
curves are displayed on software oscilloscope on PC.
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1 ÚVOD DO PROBLEMATIKY
Práce se věnuje typu diagnostické neinvazivní metodě pro zhodnocení rychlosti prou-
dění a směru toku krve cévami.
V této diplomové práci jsou na začátku objasněny základní pojmy z ultraakus-
tiky, je uveden vztah pro Dopplerův zdvih s popisem všech potřebných veličin. Dále
je zahrnuto dělení dopplerovských systémů dle typu nosné vlny a popsány metody
vyhodnocování dopplerovských signálů s uvedením schémat zapojení. Jsou popsána
obvodová řešení přístrojů a rozdíly mezi nimi. Diplomová práce popisuje systémový
návrh směrového měřiče rychlosti toku krve cévami. Tento systém je navržen s kon-
tinuální pracovní frekvencí 4 MHz, generovaná intenzita ultrazvuku tohoto systému
je 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 a průměr vysílacího měniče tvaru D = 8 mm.
V návrhu vlastního řešení se práce věnuje po blocích celému ultrazvukovému mě-
řiči rychlosti toku krve. Jsou popsány a vysvětleny funkční bloky systému, které jsou
doplněny schématy, popisem volby součástek a zobrazením průběhů na osciloskopu.
Ultrazvukový měřič rychlosti toku krve je tedy navrhnut jako směrový systém,
který je schopen zobrazovat dopředný, zpětný a rozdílový tok krve. Systém je napá-
jen síťovým bezpečným odděleným zdrojem napětí. Systém je doplněn akustickým
odposlechem a zobrazovaná data (rychlostní křivky) zobrazuje přes softwarový os-
ciloskop a připojení USB na PC.
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Základní poznatky z ultraakustiky
Za ultrazvukové vlnění považujeme mechanické vlnění pevného, kapalného nebo
plynného prostředí pro kmitočty od 16 kHz do 1 GHz. Mechanické vlnění, které má
hodnoty frekvencí nižší než 16 Hz, označujeme jako infrazvuk. Vlnění s hodnotami
frekvencí vyššími než 1 GHz spadá do kategorie hyperzvuku,[5].
Pro lékařské účely je možné použít dopplerovskou metodu s kontinuální nemo-
dulovanou nosnou vlnou pracující na frekvenci 4 MHz nebo 8 MHz. Tento systém
pracuje v režimu současného vysílání a současného přijímání signálu díky dvěma
piezoelektrickým měničům. Vyslání ultrazvukové vlny nám po vhodném buzení za-
jišťuje vysílací piezoelektrický měnič. Přijímací měnič zase snímá zpětně odražený
signál. Oba tyto měniče jsou v sondě umístěny se sklonem, aby se vysílaný i přijí-
maný svazek překrýval v tzv. citlivé oblasti,[3].
Každý takový měnič na základě přímého piezoelektrického jevu funguje tak, že je
možné naměřit vznik elektrických nábojů na plochách měniče při změně jeho mecha-
nických rozměrů tlakem, ohybem, tahem nebo krutem. Jako nepřímý piezoelektrický
jev je pak označována mechanická deformace měniče vlivem elektrického pole,[5].
Dopplerův jev
Dopplerův jev je známý jako fyzikální jev, kdy pozorovatel (přijímač) vnímá
vyslané akustické vlnění o neměnné frekvenci jako vlnění s vyšší frekvencí, pokud
se zdroj vlnění (vysílač) pohybuje směrem k pozorovateli. Pokud se zdroj vlnění
pohybuje směrem od pozorovatele, je takovýto zdroj vnímán jako zdroj s nižší
frekvencí,[3].
Tohoto principu se s výhodou využívá v lékařství při měření rychlosti toku krev-
ních elementů. Vyšleme-li ultrazvukovou vlnu do krevního řečiště, pohybující se
erytrocyty svým pohybem ovlivní snímaný signál (frekvenci). Detekujeme tedy frek-
venční posun. Tento posun frekvence mezi vyslaným signálem a přijatým signálem
nám udává Dopplerův zdvih. Vypočítáme ho pomocí vztahu,[5]:
𝑓𝑑 =




𝑓𝑑 je frekvence dopplerovského zdvihu,
𝑓𝑣 je frekvence vyslané ultrazvukové vlny,
v je rychlost toku krve,
𝛼 je úhel mezi osou cévy a osou sondy,
c je průměrná rychlost šíření ultrazvukových vln v tkáni.
Máme tedy vztah, který nám dává do souvislostí všechny potřebné veličiny, ovliv-
ňující Dopplerův zdvih. Vidíme, že čím vyšší bude frekvence vyslané ultrazvukové
10
vlny 𝑓𝑣, tím vyšší bude frekvence Dopplerova zdvihu. Stejně tak zvyšující se rychlost
toku krve v zvyšuje frekvenci Dopplerova zdvihu,[5].
Pokud máme ultrazvukový měnič, který vyšle ultrazvukovou vlnu do tkáně, pak
úhel mezi krevním řečištěm a tímto ultrazvukovým měničem je 𝛼. Statistickým vy-
hodnocením bylo zjištěno, že optimální velikosti snímaného signálu se dosahuje při
úhlu 55∘ mezi osou cévy a osou sondy. Vztah 1.1 můžeme použít za předpokladu, že
se krevní elementy pohybují mnohem menší rychlostí, než je rychlost šíření ultra-
zvukové vlny. V praxi je tato podmínka dostatečně splněna, protože rychlost krve
protékající cévami dosahuje maximálně 180 cm/s, zatímco průměrná rychlost šíření
ultrazvukové vlny ve tkáni je 1500 m/s,[5].
Díky vzorci pro Dopplerův zdvih jsme tedy schopni získat rychlost toku krve.
Pokud ještě použijeme obousměrný dopplerovský systém, zjistíme tak nejen rych-
lost, ale i směr toku krve. Tedy směr toku krve od sondy nebo směrem k sondě. Jsme
tak schopni analyzovat tok krve nebo rychlostní profil cévy. Rychlostní profil cévy je
totiž díky pulzačnímu charakteru proudění krve nestacionární. U fyziologické cévy
pozorujeme, že se vektor rychlosti toku krve mění v průřezu cévy. A to tak, že u
stěny cévy jsou rychlosti toku nejmenší, ve středu cévy jsou rychlosti toku nejvyšší.
Vzniká tedy parabolický charakter toku. Fyziologické cévy by měly mít charakter
laminárního proudění. Proto je pro nás důležité analyzovat, kdy již přechází lami-
nární proudění v proudění turbulentní a z jakého důvodu. Jestli se jedná například
jen o zvýšenou námahu nebo již o stenózu či arteriosklerózu,[5].
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2 DOPPLEROVSKÉ SYSTÉMY
Dopplerovské systémy můžeme rozdělit na dva typy systémů dle jejich nosné vlny.
Jejich členění je zobrazeno na obrázku 2.1. Skupina s nemodulovanou nosnou vl-
nou obsahuje nesměrové systémy, směrové systémy a obousměrné systémy. Skupina
systémů s modulovanou nosnou vlnou dnes běžně používá impulzových systémů.
Obr. 2.1: Rozdělení dopplerovských systémů,[5]
2.1 Systémy s nemodulovanou nosnou vlnou
2.1.1 Nesměrové systémy
U tohoto typu nesměrového systému je základním prvkem zapojení oscilátor, který
po dostatečném zesílení jeho výstupního napětí bude schopen vybudit vysílací mě-
nič sondy. Vhodnou velikost budícího napětí pro měnič je možno spočítat z jeho
účinnosti a intenzity ultrazvukové vlny,[5].
Po vyslání kontinuální nosné vlny do tkáně je odražena malá část energie ultra-
zvukového vlnění zpět k přijímacímu měniči. Tato informace je namodulována na
nosné vlně. Signál je přijat a zesílen vysokofrekvenčním zesilovačem, neboť je přijatý
signál velmi slabý. Jsou přijaty signály jak od stacionárních struktur, tak zejména
od pohyblivých struktur. Dopplerův zdvih je však ovlivněn pouze pohyblivými ery-
trocyty. Dopplerův zdvih bývá v rozmezí od 0 - 15 kHz. Tedy ve slyšitelném pásmu
frekvencí. Je však ovlivněn všemi parametry vystupujícími ve vzorci pro dopplerův
zdvih 1.1, tedy frekvencí nosné vlny, rychlostí toku krevních elementů, úhlu náklonu
sondy a rychlosti šíření ultrazvukové vlny ve tkáni,[5].
Složení přijatého vysokofrekvenčního signálu je takové, že velkou část signálu
tvoří energie nosné vlny odražená od stacionárních struktur a elektroakustický prů-
nik z vysílacího na přijímací měnič. Jen velmi malou část tvoří složka dopplerovského
signálu,[5].
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V tomto systému můžeme použít jako způsob demodulace obyčejný diodový de-
tektor. Postačí nám toto řešení pro určení rychlosti toku krve, ne však pro určení
směru toku krve. Tuto informaci nesenou postranním pásmem při demodulaci ztra-
tíme. Na výstupu demodulátoru získáme dopplerovský signál ve slyšitelném pásmu
a po zesílení nízkofrekvenčním zesilovačem je možné takovýto signál odposlouchávat
sluchátky nebo reproduktorem,[5].
Blokové schéma nesměrového systému je uvedeno na obrázku 2.2.
Obr. 2.2: Blokové schéma nesměrového dopplerovského systému,[5]
Typický průběh rychlostní křivky, naměřené pomocí nesměrového dopplerov-
ského systému s nemodulovanou nosnou vlnou můžeme vidět na obrázku 2.3.
Obr. 2.3: Rychlostní křivka nesměrového dopplerovského systému,[5]
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2.1.2 Směrové a obousměrné systémy
Směrové a obousměrné dopplerovské systémy na rozdíl od systémů nesměrových
jsou již schopny měřit směr toku krve. Je to možné díky zpracování postranních
pásem přijímaného signálu. Dopředný tok, tedy tok krve směrem k sondě, bude
mít postranní pásmo vyšší frekvence než je frekvence nosné vlny a udává nám horní
postranní pásmo. Zpětný tok - tok krve směrem od sondy bude mít postranní pásmo
níž od nosné frekvence a udává nám dolní postranní pásmo,[5].
Pokud se nám v pásmu citlivosti sondy vyskytují současně toky dopředné i
zpětné, pak spektrum přijatého signálu obsahuje obě tyto složky. Systémy, které
jsou schopny současně vyhodnocovat dopředný i zpětný tok, nazýváme obousměrné
dopplerovské systémy. Pokud jsme schopni získat pouze rozdíl toku dopředného a
zpětného, takové systémy pak označujeme jako směrové,[5]. Rychlostní křivku pro
směrový systém vidíme na obrázku 2.4.
Obr. 2.4: Rychlostní křivka směrového dopplerovského systému,[5]
Směrové systémy jsou schopny detekovat převažující tok krve cévou v daném
srdečním cyklu. Aby bylo možno analyzovat oba toky zvlášť, je zapojení tohoto
systému koncipováno tak, aby dopředný a zpětný tok byly zpracovávány ve dvou
nezávislých větvích obvodu. U těchto systémů používáme sondy tužkového tvaru s
průměrem měniče do 10 mm. Pracovní - nosná frekvence je užívána v rozsahu 3 -
10 MHz. Budicí signál pro vysílací měnič bývá do 10 𝑉šš pro požadovanou hodnotu
intenzity ultrazvukové vlny. Velmi slabý přijatý signál 𝑢𝑝 musí být zesílen vysoko-
frekvenčním zesilovačem se zesílením 100 - 140 dB. Vzorec 2.1 nám popisuje přijatý
signál,[5]:
𝑢𝑝 = 𝐶 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝛼) +𝐷 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝜔𝑑.𝑡) (2.1)
kde
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𝑢𝑝 je přijatý signál,
C je výsledná amplituda nosného signálu,
𝜔0 je nosná frekvence,
t je čas,
𝛼 je úhel fázového posunu vůči oscilátoru,
D je amplituda Dopplerovy složky,
𝜔𝑑 je dopplerovská frekvence.
Dopplerova složka D bývá o velmi malé hodnotě napětí v rozmezí 5 - 50 µV.
Ze vzorce 2.1 vyplývá, že přijatý signál se skládá z fázově posunuté složky nosné
frekvence o úhel 𝛼 a z Dopplerovy složky D. Výsledná amplituda C bývá 10 - 200
mV. Dopplerovská frekvence 𝜔𝑑 nám ovlivňuje přijatý signál tak, že se mění podle
směru toku a je tedy větší nebo menší než nula,[5].
Dalším důležitým blokem v zapojení jsou součtové zesilovače. Ty nám zajistí
součet přijatého signálu 𝑢𝑝 a signálu o nosné frekvenci 𝜔0 fázově posunutého pro A -
kanál o 𝜋4 a pro B - kanál o −𝜋4 . Vznikne nám tedy vzorec 2.2 pro A - kanál a vzorec
2.3 pro B - kanál, kde musí být amplitudy signálů 𝐴1 a 𝐴2 minimálně dvakrát větší
než amplituda signálu C,[5]:
𝑢𝑎 = 𝐴1 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝜋4 ) + 𝐶 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝛼) +𝐷 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝜔𝑑.𝑡), (2.2)
𝑢𝑏 = 𝐴2 · cos(𝜔0.𝑡− 𝜋4 ) + 𝐶 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝛼) +𝐷 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝜔𝑑.𝑡). (2.3)
Pro představu všech vektorových veličin je potřebné uvést vektorový diagram.
Pro směrový systém s nemodulovanou nosnou vlnou platí vektorový diagram dle
obrázku 2.5.
Obr. 2.5: Vektorový diagram směrového dopplerovského systému,[5]
15
Tento vektorový diagram, nám graficky znázorňuje vzájemné fázové posuny sig-
nálů vůči signálu z oscilátoru. Z obrázku vyplývá, že složka signálu o nosné frekvenci
je v A - kanálu reprezentována amplitudou F a tomu odpovídá fázový posuv 𝛽. V
B - kanálu je reprezentována amplitudou G a posuvem 𝛾. Za součtovými zesilovači
tedy dostaneme dle vektorového diagramu 2.5 napětí, která mezi sebou svírají úhel
𝛽 + 𝛾. Tato napětí popisují dva následující vzorce,[5]:
𝑢𝑎 = 𝐹 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝛽) +𝐷 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝜔𝑑.𝑡), (2.4)
𝑢𝑏 = 𝐺 · cos(𝜔0.𝑡− 𝛾) +𝐷 · cos(𝜔0.𝑡+ 𝜔𝑑.𝑡). (2.5)
Pro vyjádření složky o frekvenci 𝜔𝑑 za součtovými zesilovači je v zapojení zařazen
diodový detektor a nízkofrekvenční filtr s propustným pásmem 0 - 15 kHz. Úhlem
𝜙 označíme součet úhlů 𝛽 + 𝛾 a pak nám jejich součet označuje směr toku krve. Při
dopředném toku je úhel 𝜙 záporný, při zpětném toku je úhel 𝜙 kladný,[5].
Dopplerovský signál je většinou v pásmu 200 Hz - 15 kHz podle frekvence nosné
vlny. Pásmo signálu v tomto rozsahu je přivedeno na obvody koincidenční logiky:
SKO - Schmittův klopný obvod, MKO - monostabilní klopný obvod, hradlo - logický
člen AND a integrační článek,[5].
Schéma celého směrového systému s nemodulovanou nosnou vlnou vidíme na
obrázku 2.6.
Obr. 2.6: Schéma směrového systému s nemodulovanou nosnou vlnou,[5]
Napětí za nízkofrekvenčním filtrem v obou kanálech vzájemně posunutá o úhel 𝜙
spouštějí Schmittovy klopné obvody. Nástupné i sestupné hrany impulzů Schmitto-
vých klopných obvodů v A - kanále spouští dva stejné monostabilní klopné obvody,
které tvarují krátké impulzy dopplerovské frekvence,[5].
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Hradla AND1 a AND2 nám provádí výběr směru toku. Tato hradla jsou spouš-
těna B - kanálem. Poté už je provedena integrace impulzů a ta nám udává napětí
úměrná rychlostem dopředného a zpětného toku. Rozdílový stupeň vybere ten tok,
který v daném okamžiku srdečního cyklu převažuje. Výsledné napětí je už možno
změřit voltmetrem a odpovídá rychlosti toku krve v daném směru,[5].
Obousměrné dopplerovské systémy jsou schopny zobrazit nejen rozdílový tok, ale
současně tok dopředný i zpětný. Takové systémy většinou používají metody rozfá-
zování signálu. Signál z vysokofrekvenčního generátoru je opět přiveden na vyso-
kofrekvenční zesilovač a následně na vysílací měnič sondy. Současně je tento signál
veden přes fázovací články na synchronní detekci, kde bude možno signál kvadra-
turně demodulovat,[5].
Signály na výstupu synchronních detektorů jsou vůči sobě posunuty o úhel 90∘
a jsou kombinací nízkofrekvenčních dopplerovských frekvencí v horním a dolním
postranním pásmu. Signál je filtrován pásmovou propustí, zesílen nízkofrekvenčním
zesilovačem a širokopásmové fázové posouvače posunou v každém kanále signál o
úhel 𝜙 a mezi kanály o 90∘. Signál pro dopředný a zpětný tok tedy získáme tak, že
se provede sečtení a odečtení signálů z obou kanálů a tím docílíme potlačení jednoho
postranního pásma a zesílení druhého postranního pásma. Metoda je velmi citlivá
na přesnost fázového rozdílu 90∘ v celém uvažovaném pásmu, na přesnosti provádění
součtu a rozdílu a také na velikosti intermodulačního zkreslení vysokofrekvenčních
stupňů,[5].
Existuje více způsobů detekce u směrových a obousměrných dopplerovských sys-
témů. Uvedeme nejpoužívanější tři typy detekce. Jsou to detekce jednoho postran-
ního pásma, metoda heterodynní detekce a kvadraturní fázová detekce.
Detekce jednoho postranního pásma
Při použití této metody detekce je výhodou jednoduchost koncepce zapojení. Za-
pojení se skládá ze dvou odlišných typů filtrů, směšovačů a nízkofrekvenčních filtrů.
Schéma zapojení pro detekci jednoho postranního pásma je uvedeno na obrázku 2.7.
Obr. 2.7: Detekce - jedno postranní pásmo,[5]
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Vstupní signál jde do obou větví zapojení, ale v jedné větvi zapojení je filtr
horního pásma, v druhé větvi je filtr dolního pásma. Tyto filtry nám v dané větvi
odfiltrují nepotřebnou část pásma. Ve směšovačích je přidán signál nosné vlny. Níz-
kofrekvenční filtr nám vyfiltruje signály a poté už získáme dva oddělené signály pro
dopředný a zpětný tok. Nevýhodou však je, že volba nosné frekvence závisí na pou-
žitých filtrech a jejich frekvenčních pásmech. Filtry by měly být frekvenčně stabilní
a mít strmou přenosovou charakteristiku,[5].
Metoda heterodynní detekce
U této metody oproti předchozí použijeme pomocnou frekvenci 𝑓𝑝, která bude v
nízkofrekvenčním pásmu. Po obou stranách pomocné frekvence 𝑓𝑝 budou postranní
pásma nesoucí informaci o dopředném a zpětném toku krve. Tato pomocná nosná
frekvence je ve směšovači přidána ke vstupnímu signálu 𝑈𝑣𝑠𝑡. Pomocnou frekvenci
𝑓𝑝 volíme alespoň dvakrát větší než je frekvence Dopplerova zdvihu 𝑓𝑑,[5].
Schéma zapojení pro heterodynní detekci je na obrázku 2.8.
Obr. 2.8: Detekce - heterodynní,[5]
Kvadraturní fázová detekce
Tento typ často používané detekce používá při směšování se vstupním signálem
𝑈𝑣𝑠𝑡 fázově posunutý signál nosné frekvence o 90∘. Vstupní signál nám popisuje
následující vztah,[5]:
𝑈𝑣𝑠𝑡 = cos(𝜔0.𝑡) + 𝐴𝐹 . cos(𝜔0 + 𝜔𝐹 ).𝑡+ 𝐴𝑅. cos(𝜔0 − 𝜔𝑅).𝑡 (2.6)
kde
𝑈𝑣𝑠𝑡 je vstupní signál,
𝜔0 je nosná frekvence,
t je čas,
𝐴𝐹 je amplituda dopředného signálu,
𝜔𝐹 je dopředná frekvence,
𝐴𝑅 je amplituda zpětného signálu,
𝜔𝑅 je zpětná frekvence.
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Ze vztahu vidíme, že se vstupní signál skládá ze tří složek. Ze složky nosné, dané
elektroakustickým průnikem sondy, a ze signálů dopředného a zpětného toku. Po
ortogonální synchronní detekci získáme vzorce,[5]:
̂︁𝑢𝑎 = sin(𝜔0.𝑡).[cos(𝜔0.𝑡) + 𝐴𝐹 . cos(𝜔0 + 𝜔𝐹 ).𝑡+ 𝐴𝑅. cos(𝜔0 − 𝜔𝑅).𝑡], (2.7)
̂︁𝑢𝑏 = cos(𝜔0.𝑡).[cos(𝜔0.𝑡) + 𝐴𝐹 . cos(𝜔0 + 𝜔𝐹 ).𝑡+ 𝐴𝑅. cos(𝜔0 − 𝜔𝑅).𝑡]. (2.8)
Po průchodu dolnofrekvenční propustí získáme kvadraturní signály,[5]:
𝑢𝑎 = −𝐴𝐹2 · sin(𝜔𝐹 .𝑡) +
𝐴𝑅





2 · cos(𝜔𝐹 .𝑡) +
𝐴𝑅
2 · cos(𝜔𝑅.𝑡). (2.10)
Z obou složek kvadraturních signálů vyplývá, že jsou signály 𝑢𝑎 a 𝑢𝑏 amplitudami
i frekvencemi shodné, jen fázi mají posunutu vůči sobě o 90∘,[5].
Schéma zapojení pro kvadraturní fázovou detekci je na obrázku 2.9.
Obr. 2.9: Detekce - kvadraturní fázová,[5]
Abychom oddělili dopředný a zpětný tok do dvou zcela nezávislých kanálů, mu-
síme provést v každém kanále posuv fáze signálu o 90∘. Po provedení posunu získáme
signály dle následujících vzorců,[5]:
𝑢′𝑎 = −
𝐴𝐹
2 · cos(𝜔𝐹 .𝑡) +
𝐴𝑅





2 · sin(𝜔𝐹 .𝑡)−
𝐴𝑅
2 · sin(𝜔𝑅.𝑡). (2.12)
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Signál posunutý o 90∘ musíme sečíst se signálem z opačné větve, tím získáme
signály (napětí) 𝑢1 a 𝑢2, tedy oddělené složky dopředného a zpětného toku dle
vzorců,[5]:
𝑢1 = 𝑢𝑎 + 𝑢′𝑏 =
1
2 − 𝐴𝐹 · sin(𝜔𝐹 .𝑡), (2.13)
𝑢2 = 𝑢′𝑎 + 𝑢𝑏 =
1
2 + 𝐴𝑅 · cos(𝜔𝑅.𝑡). (2.14)
Těmto vzorcům odpovídá zpracování signálů ve fázové oblasti na obrázku 2.10.
Obr. 2.10: Zpracování ve fázové oblasti,[5]
Ze vztahů 2.13 a 2.14 je zřejmé, že pro daná napětí 𝑢1 a 𝑢2 vystupují v argumen-
tech goniometrických funkcí vždy pouze hodnoty jednoho z toků. Tím se dosáhlo
oddělení obou toků. Signály mohou být vedeny dále například na F/U převodník.
2.2 Systémy s modulovanou nosnou vlnou
Pokud chceme identifikovat více pohybujících se struktur, systémy s nemodulovanou
nosnou vlnou je již nebudou schopny určit. Stejně tak nebude možné zjistit hloubku,
ve které je uložena daná céva ani její průměr. Všechny tyto nevýhody nám řeší
následující systém s amplitudovou impulzní modulací,[5].
Amplitudová impulzní modulace
Princip tohoto systému se skládá z vysílání dané nosné frekvence prostřednictvím
krátkých impulzů a v čase mezi těmito impulzy jsou detekovány odrazy od proudících
erytrocytů. Pokud tedy měříme čas mezi vysláním impulzu a detekcí jeho odrazu,
získáme hloubku, ve které právě měříme rychlost toku krve,[2].
Délku vyslaného impulzu volíme dle žádaného vzorkovacího objemu měřené cévy.
Šířka vzorkovacího objemu by měla být minimálně taková, aby pokrývala minimálně
dvě třetiny průsvitu cévy. Směr náklonu sondy vůči sondě by měl co nejvíce odpo-
vídat průběhu cévy, při zachování úhlu 𝛼 pod 60∘,[2]. Princip amplitudově impulzní
metody vidíme na obrázku 2.11.
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Impulzy jsou vysílány s periodou 𝑇𝑖 a provedeme-li příjem signálu v časovém
okamžiku 𝜏2, tedy přesně v oblasti cévy a ne mimo ni, bude nám šířku této oblasti
popisovat vzorec,[5]:
𝑏 = 𝑐.𝜏22 (2.15)
kde
b je šířka oblasti,
c je rychlost šíření vlny,
𝜏2 je časový interval pro příjem signálu.
Obr. 2.11: Amplitudová impulzní modulace,[5]
Vzdálenost od měniče sondy k oblasti měření nám popisuje zase vzorec,[5]:
𝑅 = 𝑐.𝜏32 (2.16)
kde
R je vzdálenost oblasti od měniče,
c je rychlost šíření vlny,
𝜏3 je zpoždění oproti vysílacímu impulzu.
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Přijímací interval 𝜏2 je oproti vysílacímu impulzu 𝜏𝑖 zpožděn o 𝜏3. Pokud tedy
zobrazíme na obrazovce současně vysílaný i přijímaný signál, můžeme určit z časo-
vých okamžiků hloubku uložené cévy a její průměr za pomoci následujícího vzorce,[5]:
𝐷 = 𝑑. sin(𝛼) (2.17)
kde
D je průměr cévy,
d je vzdálenost dopplerovského signálu v průsvitu cévy,
𝛼 je úhel mezi osou sondy a osou cévy.
Mezi nevýhody systému patří nutnost přesného určení úhlu 𝛼 a také to, že je
obtížné měřit rychlosti toků v blízkosti stěn cév, neboť odrazy signálu od stěn cévy
překrývají slabý dopplerovský signál,[5].
Velká výhoda systému je, že si můžeme volit hloubku měření, měnit si dle po-
třeby vzorkovací objem a tím zpřesnit snímání signálu. Protože je vysílaná vlna
rozptylována množstvím erytrocytů, je frekvenční posun množinou odlišných hod-
not. Příliš široký vzorkovací objem nám způsobí snímání signálu z okolí cévy, což je
nežádoucí. Naopak úzký vzorkovací objem zaznamená jen část signálu, tím pádem
neudává správnou představu o rozložení rychlosti toku v celém průřezu cévy. Je-li
takovýto slabý a neúplný signál neúměrně zesilován, vede to k nadměrnému podílu
šumu v přijatém signálu,[2].
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3 NÁVRH VLASTNÍHO ŘEŠENÍ
Tato diplomová práce se zabývá systémovým návrhem a obvodovým řešením smě-
rového dopplerovského systému s nemodulovanou nosnou vlnou. Tento systém bude
pomocí ultrazvukové sondy vysílat nosnou vlnu o kmitočtu 4 MHz. Generovaná in-
tenzita ultrazvukové vlny bude 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 a průměr vysílacího měniče tvaru D = 8
mm.
Byl kladen důraz na co nejméně funkčních bloků, jednoduchost, stejnou sou-
částkovou základnu a co nejméně napájecích napětí pro všechny potřebné obvody.
Napájecí zdroj také musel být volen jako oddělený bezpečný zdroj.
Dle těchto specifikací je nakresleno blokové schéma tohoto směrového systému
na obrázku 3.1.
Obr. 3.1: Návrh zapojení směrového systému s nemodulovanou vlnou
Postupně dle funkčních částí celkového blokového schématu budeme popisovat
volbu obvodů. Popis bude probíhat dle směru signálu od oscilátoru, děličky kmi-
točtu, vysokofrekvenčních zesilovačů pro vysílání i přijetí signálu přes demodulátor,
pásmovou propust, fázovací článek, součtový zesilovač, F/U převodník, USB modul
po zobrazení na PC a zvukovou signalizaci signálu.
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3.1 Ultrazvuková sonda
Ultrazvuková sonda je složena ze dvou piezoelektrických měničů půlkruhového tvaru.
Pro použití k našim účelům, tedy pro měření rychlosti toku krve v povrchových
cévách, se nejvíce hodí sonda tužkového tvaru. Pro výpočet napětí potřebného k
vybuzení vysílacího měniče je nutné znát typ měniče. My použijeme Zirkonát typ
PKM - 31 a pomocí zadaných parametrů napětí vypočítáme,[5].
Zadané parametry:
frekvence nosného kmitočtu: 𝑓𝑣 = 4 MHz,
průměr měniče: d = 8 mm,
požadovaná intenzita: I = 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 ,
činitel elektromechanické vazby: 𝑘𝑣 = 0,93.
Ze zadaných údajů vypočítáme plochu měniče:
𝑠 = 𝜋 · 𝑟
2
2 =
𝜋 · (4 · 10−3)2





=> 𝑁 = 𝐼.𝑠 = 100.0, 25132 = 25, 132𝑚𝑊. (3.2)
Elektrický výkon celého měniče:
𝑃 = 𝑁(𝑘𝑣)2
= 25, 132 · 10
−3
(0, 93)2 = 0, 02906𝑊 = 29, 06𝑚𝑊. (3.3)
Efektivní napětí na měniči:
𝑈 =
√
𝑃 · 𝑍 =
√︁
29, 06 · 10−3 · 100 = 1, 7046𝑉. (3.4)
Toto efektivní napětí musí být přivedeno na vysílací měnič sondy. Pak je zajiš-
těno, že intenzita ultrazvukové vlny bude 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 .
3.2 Oscilátor s děličkou kmitočtu
Při výběru oscilátoru musíme dbát na to, že kmitočet na výstupu oscilátoru bude
na svůj vstup přijímat nejen dělička dvěma, ale také kvadraturní demodulátor kvůli
zaručení přesné synchronizace signálů. Proto volíme jako oscilátor obvod SG - 531P
od firmy EPSON TOYOCOM s kmitočtem 8 MHz. Ten bude vysílat obdélníkové
impulzy o kmitočtu 8 MHz do děličky kmitočtu, která pomocí klopného obvodu
typu D kmitočet vydělí dvěma,[6].
Tento vydělený kmitočet 4 MHz je již žádaným výstupním nosným kmitočtem
a je přiveden na vysokofrekvenční zesilovač a poté na výstupní měnič sondy. Napá-
jecí napětí tohoto obvodu je v rozsahu od - 0,3 V do +7 V. My zvolíme napájecí
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napětí oscilátoru +5 V. Součástka má čtyři piny, z nichž použijeme pin 4 jako zem,
pin 5 jako výstup oscilátoru a pin 8 jako napájení,[6]. Konkrétní zapojení obvodu
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Obr. 3.2: Zapojení obvodu oscilátoru,[6]
Za oscilátorem je zařazen obvod CD74HC74, který má funkci děličky kmitočtu.
Uvnitř pouzdra tohoto obvodu jsou uloženy dva klopné obvody typu D. Z těchto dvou
obvodů využijeme jen jeden. Kmitočet z oscilátoru o frekvenci 8 MHz je přiváděn
na pin 3, což je vstup hodinového kmitočtu klopného obvodu. Negovaný výstup
klopného obvodu typu D je na pinu 6. Tento pin připojíme na pin 2, tedy datový
vstup.
Tím dosáhneme toho, že nám na výstupním pinu 5 vznikne kmitočet o polovinu
nižší, než byla hodnota vstupního hodinového kmitočtu. Odporový trimr 𝑅2 slouží k
úpravě úrovně signálu pro další zpracování na vstupu vysokofrekvenčního zesilovače.
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Obr. 3.3: Zapojení obvodu CD74HC74,[22]
Maximální vstupní frekvence tohoto obvodu je 50 MHz. Tím splňuje požadavky
pro vstupní kmitočet 8 MHz. Napájení obvodu bude opět +5 V. Pro ověření funkce
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jsme zachytili osciloskopem průběhy impulzů na výstupním pinu 5 oscilátoru a na
výstupním pinu 5 děličky CD74HC74,[22]. Tyto průběhy vidíme na obrázku 3.4.
Obr. 3.4: Průběhy impulzů na výstupu oscilátoru a děličky
Je zřejmé, že impulzy z oscilátoru mají frekvenci 8 MHz a impulzy z výstupu
děličky mají frekvenci o polovinu menší, tedy 4 MHz.
3.3 Vysokofrekvenční zesilovač pro vysílací část
Signál z výstupu děličky kmitočtu je dále přiváděn přes vazební kondenzátor 𝐶5
na vstup vysokofrekvenčního zesilovače. Ten nám zajistí potřebné napěťové zesílení
signálu pro výstupní měnič sondy, aby byla zajištěna výstupní intenzita ultrazvukové
vlny 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 .
Dle požadovaného napětí 1,7 V, které má být přivedeno na výstupní měnič,
musíme také vypočítat zesílení zesilovače, potřebné k zesílení signálu. Pro výpo-
čet použijeme následující vzorec pro zesílení ideálního zesilovače v neinvertujícím
zapojení,[4]:
𝐴 = 1 + 𝑅5
𝑅4
= 1 + 200200 = 2 (3.5)
kde
A je velikost zesílení,
𝑅4 a 𝑅5 jsou hodnoty odporů.
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Do vzorce 3.5 jsme dosadili konkrétní hodnoty odporů, které jsme použili pro
zapojení části obvodu výstupního zesilovače.
Jako součástku, která nám zajistí toto zesílení, volíme obvod LT 1227 od firmy LI-
NEAR TECHNOLOGY. Tento vysokofrekvenční zesilovač má vysoký vstupní odpor
14 MΩ a rozsah napájecích napětí od - 18 V do +18 V. Volíme symetrické napájecí
napětí ± 12 V,[12].
Zapojení pinů je provedeno tak, že mezi pin 2 a zem je umístěn odpor 𝑅4. Odpor
𝑅5 bude umístěn mezi výstup, tedy pin 6 a invertující vstup na pinu 2. Poté bude
ještě nutné připojit na výstup zesilovače odpor, který bude mít pokud možno stejnou
impedanci jako zátěž.
Impedanci zátěže, tedy ultrazvukové sondy, uvažujeme přibližně 100 Ω. Proto
před svorkovnicí, na kterou bude sonda připojena, je zapojen odpor 𝑅6 s hodnotou





































RYCHLOSTI TOKU  KRVE

















Obr. 3.5: Zapojení výstupního zesilovače,[12]
Pro ověření funkce výstupního zesilovače jsme naměřili na osciloskopu průběh
napětí na výstupním pinu 6. Na obrázku 3.6 vidíme, že amplituda signálu má po-
žadovanou hodnotu efektivního napětí 1,7 V.
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Obr. 3.6: Napětí na výstupu zesilovače
3.4 Vysokofrekvenční zesilovač pro přijímací část
Nyní je signál vracející se z tkání přes přijímací měnič sondy a odpor 𝑅7 přiveden
na vstup vysokofrekvenčního zesilovače. Protože je signál velmi slabý, je nutné, aby
měl zesilovač dostatečné zesílení. Na zesilovací stupeň jsou kladeny velké nároky,
protože je třeba zesílení přibližně 80 dB.
Tak velké zesílení v pásmu 4 MHz je vhodné rozložit do dvou stupňů. Každý
operační zesilovač tedy bude mít zesílení okolo 40 dB. Také je důležité, aby měl zesi-
lovač velký poměr signálu k šumu. K tomuto účelu můžeme použít vysokofrekvenční
zesilovač LT 1222 s dostatečnou rezervou mezního kmitočtu 500 MHz,[5],[11].
Zesílení pro jeden přijímací zesilovač opět vypočítáme dle vzorce,[4]:
𝐴 = 1 + 𝑅9
𝑅8
= 1 + 2 20022 = 101 (3.6)
kde
A je velikost zesílení,
𝑅8 a 𝑅9 jsou hodnoty odporů.
Jeden stupeň zesilovače tedy zesiluje signál se zesílením 101. Proto je zařazen
za tento zesilovač ještě jeden stejný zesilovač. Tím dosáhneme celkového zesílení
přibližně 10 000.
Napájení pro oba vysokofrekvenční zesilovače LT 1222 volíme symetrické ± 12
V,[11]. Schéma zapojení dvoustupňového řazení vysokofrekvenčních zesilovačů vi-
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Obr. 3.7: Zapojení přijímacího zesilovače,[11]
Předtím, než je signál z vysokofrekvenčního zesilovače přiveden na vstupní pin 1
demodulátoru, je třeba na výstupu vysokofrekvenčního zesilovače zařadit omezovač
amplitudy signálu. K tomu se dá využít páru diod v antiparalelním zapojení.
Protože musíme zabránit přebuzení vstupu kvadraturního demodulátoru signá-
lem větším než 0,5 V, použitý omezovač ze dvou diod BAS32L,[9] zajistí úroveň
přibližně 0,5 V,[20]. Průběh napětí na vstupu přijímacího zesilovače a napětí za
omezovačem napětí vidíme na obrázku 3.8.
Obr. 3.8: Průběhy napětí na vstupu zesilovače a za omezovačem napětí
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3.5 Demodulace
Pro demodulaci použijeme kvadraturní demodulátor, abychom byli schopni signály
fázově zpracovávat. Můžeme využít monolitický integrovaný obvod RF 2713. Tento
demodulátor je použit k obnovení modulačních signálů, pro jejich zesílení a odfiltro-
vání nosné frekvence. Obvod je vhodný pro naše použití, protože pracuje v pásmu
nosných kmitočtů v rozsahu 100 kHz až 250 MHz,[20].
Integrace všech potřebných komponent uvnitř obvodu značně zjednodušuje kon-
cepci celé demodulace. Obvod RF 2713 obsahuje děličku kmitočtu dvěma, posouvač
fáze o 90 ∘ a dva dvojité vyvážené směšovače,[20].
Z rozsahu napájecích napětí obvodu RF 2713 od +3 V do +6 V je zvoleno
napájecí napětí +5 V a je přivedeno na pin 14,[20].
Blokový diagram kvadraturní demodulace vidíme na obrázku 3.9.
Obr. 3.9: Blokový diagram demodulátoru,[20]
Přijatý střídavý signál ze sondy určený k demodulaci přivádíme současně na pin
1 a pin 3. Tento signál dle výrobce nesmí přesáhnout hodnotu 500 mV. Kmitočet
z oscilátoru o frekvenci 8 MHz přivádíme na vstup vnitřní děličky kmitočtu, což je
pin 13. Signál vydělený děličkou je ve směšovačích vynásoben s přijatými signály.
První demodulovaný signál I OUT získáme na pinu 9 a druhý demodulovaný signál
Q OUT získáme na pinu 8,[20].
Podle výrobce obvodu RF 2713 je v aplikačním zapojení demodulátoru nutné
dodržet ošetření vstupů. Proto zapojujeme na pin 1 kondenzátor 𝐶19 s hodnotou
10nF a odpor 𝑅13 s hodnotou 51 Ω. Také je vyžadováno zapojení kondenzátoru 𝐶20
s hodnotou 10 nF na spojení pinů 2 a 4. Dále zapojíme na pin 5 kondenzátor 𝐶21 s
hodnotou 10 nF. Vstupu na pinu 13 je třeba předřadit kondenzátor 𝐶22 s hodnotou
100 nF,[20].
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Obr. 3.10: Zapojení demodulátoru,[20]
Průběhy zachycené osciloskopem na obou vstupech demodulátoru, tedy na pinu 13 a
pinu 1 vidíme na následujícím obrázku 3.11. První signál o frekvenci 8 MHz pochází
z výstupu oscilátoru a druhý signál o frekvenci 4 MHz je snímán za omezovačem
napětí.
Obr. 3.11: Průběhy napětí na obou vstupech demodulátoru
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3.6 Filtr
Demodulované signály kanálů I OUT a Q OUT obsahují také frekvence mimo pásmo
Dopplerových frekvencí, proto je filtr navržen jako frekvenční pásmová propust.
Pásmo propouštěných frekvencí zjistíme pomocí mezních frekvencí. Ty určíme z
mezních rychlostí toků krve v pásmu, které má tento systém vyhodnotit. Systém je
navržen pro detekci rychlostí od 4 - 40 cm/s.
Pásmovou propust vytvoříme zařazením dolní a horní propusti za sebe. Aby
došlo k odfiltrování nežádoucích frekvencí, použijeme Butterworthův filtr 3. řádu,
který má sklon směrnice 60 dB/dek. Dolní a horní mezní frekvenci určíme pomocí
vztahů,[4],[5]:
𝑓𝑑𝑜𝑙𝑛í =
2 · 𝑓𝑣 · 𝑣𝑚𝑖𝑛 · cos(𝛼)
𝑐
= 2 · 4 · 10
6 · 0, 04 · cos(55∘)
1 500 = 122, 36𝐻𝑧, (3.7)
𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í =
2 · 𝑓𝑣 · 𝑣𝑚𝑎𝑥 · cos(𝛼)
𝑐
= 2 · 4 · 10
6 · 0, 4 · cos(55∘)
1 500 = 1 223, 62𝐻𝑧 (3.8)
kde
𝑓𝑑𝑜𝑙𝑛í je dolní mezní frekvence propusti,
𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í je horní mezní frekvence propusti,
𝑓𝑣 je frekvence vyslané ultrazvukové vlny,
𝑣𝑚𝑖𝑛 je minimální rychlost toku krve,
𝑣𝑚𝑎𝑥 je maximální rychlost toku krve,
𝛼 je úhel mezi osou cévy a osou sondy,
c je průměrná rychlost šíření ultrazvukových vln v tkáni.
Dosazením konkrétních hodnot do vzorců získáme obě mezní frekvence. Pro ná-
vrh filtrace musíme znát Butterworthovy konstanty a dále musíme pro výpočet
Butterworthova filtru 3. řádu použít vzorce, pomocí nichž vypočítáme hodnoty po-
užitých kondenzátorů a rezistorů.
Pro konstrukci Butterworthova filtru 3. řádu je zapotřebí tří rezistorů a tří kon-
denzátorů pro dolní i horní propust,[1].
Pro výpočet dolní propusti si zvolíme všechny tři odpory stejné hodnoty 𝑅 =
𝑅14 = 𝑅15 = 𝑅16 = 39 000 Ω. Pak lze pro výpočet kondenzátorů psát,[1]:
𝐶25 =
𝑘1
2 · 𝜋 · 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í ·𝑅 =
1, 392
2 · 𝜋 · 1 223 · 39 000 = 4, 64𝑛𝐹, (3.9)
𝐶26 =
𝑘2
2 · 𝜋 · 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í ·𝑅 =
3, 546




2 · 𝜋 · 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í ·𝑅 =
0, 2024
2 · 𝜋 · 1 223 · 39 000 = 675 𝑝𝐹 (3.11)
kde
𝐶25 je první kondenzátor,
𝐶26 je druhý kondenzátor,
𝐶27 je třetí kondenzátor,
𝑘1 je první Butterworthův koeficient,
𝑘2 je druhý Butterworthův koeficient,
𝑘3 je třetí Butterworthův koeficient,
𝜋 je Ludolfovo číslo,
𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í je horní mezní frekvence propusti,
R je hodnota zvoleného odporu.
Nyní jsme získali všechny tři hodnoty kondenzátorů a volíme tedy hodnoty ka-
pacit z nejbližších vyráběných na 𝐶25 = 4,7 nF, 𝐶26 = 12 nF a 𝐶27 = 680 pF.
Návrh dolní propusti je tedy kompletní. Funkční zapojení s konkrétními hodnotami
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Obr. 3.12: Zapojení dolní propusti,[10]
Dále je potřeba pro návrh horní propusti spočítat hodnoty odporů. Zvolíme si
tedy stejné hodnoty kapacit 𝐶 = 𝐶29 = 𝐶30 = 𝐶31 = 10 nF a pro návrh horní
propusti je analogicky dosadíme do následujících vzorců,[1]:
𝑅17 =
1
𝑘1 · 2 · 𝜋 · 𝑓𝑑𝑜𝑙𝑛í · 𝐶 =
1
1, 392 · 2 · 𝜋 · 122 · 10 · 10−9 = 93 439Ω, (3.12)
𝑅18 =
1
𝑘2 · 2 · 𝜋 · 𝑓𝑑𝑜𝑙𝑛í · 𝐶 =
1




𝑘3 · 2 · 𝜋 · 𝑓𝑑𝑜𝑙𝑛í · 𝐶 =
1
0, 2024 · 2 · 𝜋 · 122 · 10 · 10−9 = 642 628Ω (3.14)
kde
𝑅17 je první odpor,
𝑅18 je druhý odpor,
𝑅19 je třetí odpor,
𝑘1 je první Butterworthův koeficient,
𝑘2 je druhý Butterworthův koeficient,
𝑘3 je třetí Butterworthův koeficient,
𝜋 je Ludolfovo číslo,
𝑓𝑑𝑜𝑙𝑛í je dolní mezní frekvence propusti,
C je hodnota zvoleného kondenzátoru.
Pro vypočítané rezistory volíme nejbližší vyráběné hodnoty odporů. Volíme od-
pory 𝑅17 = 91 kΩ, 𝑅18 = 36 kΩ a 𝑅19 = 620 kΩ.
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Obr. 3.13: Zapojení horní propusti,[10]
Nyní máme vypočteny pasivní součástky pro zapojení dolní a horní propusti.
Obvod LT 1124 volíme jako aktivní prvek kvůli jeho praktické kombinaci dvou ope-
račních zesilovačů v jednom pouzdře. Díky tomu můžeme využít oba tyto operační
zesilovače jako dolní a horní propust. Tím zrealizujeme jednu pásmovou propust pro
jeden kvadraturní signál,[10].
Proto bude druhý obvod LT 1124 zapojen i v druhé větvi obvodu pro filtraci
druhého kvadraturního signálu. Obvod LT 1124 může být napájen symetrickým
napětím v rozsahu od - 22 V do +22 V. Kvůli minimalizaci napájecích napětí v
celém systému opět volíme symetrické napájecí napětí ±12 V,[10].
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Pro ověření funkce pásmové propusti 3. řádu byly zachyceny průběhy na výstupu
filtru na pinu 7 při různých vstupních frekvencích. Testovací signál byl sinusového
tvaru o amplitudě přibližně 4,2 V. Sledujeme tedy pokles amplitudy výstupního
signálu na přibližně 50 % ze vstupního signálu. Filtr je navržen pro rozsah frekvencí
od 122 Hz do 1223 Hz. Pro střed filtrovaného pásma, tedy přibližně 610 Hz, vidíme
na obrázku 3.14 velikost amplitudy 4,1 V.
Obr. 3.14: Velikost amplitudy pro střed pásma
Pro frekvenci 102 Hz, tedy nižší než je dolní mezní frekvence filtru, vidíme na
obrázku 3.15 velikost amplitudy přibližně 2 V. Při této frekvenci je amplituda již
poloviční oproti vstupnímu signálu.
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Obr. 3.15: Velikost amplitudy při dolní mezní frekvenci
Filtraci pro horní mezní frekvenci ověřujeme vstupním kmitočtem 1436 Hz, při
kterém je opět pokles amplitudy přibližně na 2 V oproti vstupnímu signálu. Tento
pokles zobrazuje obrázek 3.16.
Obr. 3.16: Velikost amplitudy při horní mezní frekvenci
Průběhy tedy odpovídají vypočítaným hodnotám a pásmová propust filtruje na-
vržené pásmo frekvencí správně.
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3.7 Posouvač fáze
Jako posouvač fáze použijeme operační zesilovač v integračním zapojení. V tomto
zapojení dochází ke snížení zesílení se zvyšující se vstupní frekvencí,[4].
Za mezní frekvenci nutnou pro výpočet parametrů integrátoru zvolíme horní
frekvenci uvažovaného dopplerovského pásma 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í = 1223 Hz. Na této frekvenci
má integrátor zesílení 1. Všechny složky kmitočtu vyšší než frekvence 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í budou
potlačeny. Abychom udrželi zesílení v oblasti dopplerovských frekvencí na přibližně
stejné úrovni, použijeme omezovač výstupního napětí,[4].
Tento omezovač budou tvořit dvě Zenerovy diody BZV55C1[7] zapojené paralelně
ke kondenzátoru 𝐶42. Kondenzátor je zapojen do záporné zpětné vazby operačního
zesilovače LT 1124,[10].
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Obr. 3.17: Zapojení fázovacího obvodu,[10]
Výpočet zbývajících součástek integrátoru se skládá z určení hodnoty odporu a
kondenzátoru ve zpětné vazbě operačního zesilovače. Pokud známe horní mezní frek-
venci 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í = 1223 Hz a určíme si odpor s hodnotou 10 000 Ω, můžeme kondenzátor
ve zpětné vazbě spočítat dle vzorce:
𝐶42 =
1
2 · 𝜋 · 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í ·𝑅26 =
1
2 · 𝜋 · 1 223 · 10 000 = 13.01𝑛𝐹 (3.15)
kde
𝐶42 je vypočítaný kondenzátor,
𝜋 je Ludolfovo číslo,
𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í je horní mezní frekvence propusti,
𝑅26 je zvolený odpor.
Volíme tedy nejbližší vhodný kondenzátor 𝐶42 s hodnotou 12 nF.
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Ověření funkce fázovacího obvodu vidíme na obrázku 3.18. Žlutý průběh je
vstupní signál o frekvenci 600 Hz s amplitudou 4 V přivedený na vstupní pin 2.
Červený průběh je výstupní signál na pinu 1, který je fázově posunutý o 90 ∘.
Vidíme, že výstupní průběh z fázovacího článku má vyšší amplitudu a tato ampli-
tuda dosahuje maxima vždy v okamžiku, kdy vstupní signál dosahuje nulové úrovně.
Tím je ověřena funkce fázovacího článku a posun signálu o 90 ∘.
Obr. 3.18: Fázově posunutý signál
Pro integrátor použijeme jednu polovinu dvojitého nízkošumového operačního
zesilovače LT 1124. Druhá polovina obvodu, tedy druhý operační zesilovač, nám
bude plnit funkci součtového zesilovače ve stejném kanále,[10].
3.8 Součtový zesilovač
Součtový zesilovač je další důležitou částí zpracování signálu ve fázové oblasti. Po-
užijeme invertující zapojení operačního zesilovače. Hodnoty odporů 𝑅28 a 𝑅29 do
invertujícího vstupu a hodnotu odporu 𝑅31 v záporné zpětné vazbě volíme se stej-
nou hodnotou 10 000 Ω. Aby byly vstupy zesilovače vyvážené a nedocházelo k na-
pěťové nesymetrii vstupů, je třeba zapojení vyvažovacího odporu do neinvertujícího
vstupu. Hodnotu vyvažovacího odporu 𝑅30 vypočítáme podle následujícího vzorce













10 000 = 3 333Ω (3.16)
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kde
𝑅30 je vypočítaný vyvažovací odpor,
𝑅28 a 𝑅29 jsou odpory pro oba signálové vstupy,
𝑅31 je zpětnovazební odpor.
Vybereme nejvhodnější odpor 𝑅30 s hodnotou 3,3 kΩ. V takovém případě získá-
váme na výstupu záporné napětí, které je rovno součtu obou vstupních napětí,[4].
Do invertujícího vstupu na pinu 6 jsou přivedeny dopplerovské frekvence z fázova-
cího článku téhož kanálu - vstup IN 2 a také signál z druhého kanálu před fázovacím
článkem - vstup IN 1,[10].
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Obr. 3.19: Zapojení součtového zesilovače,[10]
Pro ověření funkce součtového zesilovače jsme připojili testovací signál o frekvenci
600 Hz a amplitudě 3,2 V (žlutý průběh) na invertující vstupy fázovacích článků v
obou kanálech.
Díky tomu získáváme na pinu 7 součtového zesilovače sečtený signál (červený
průběh) z integrátoru - vstup IN 2 a z testovacího signálu - vstup IN 1. Tyto průběhy
vidíme na obrázku 3.20, kde je součet signálů zachycen na osciloskopu.
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Obr. 3.20: Průběh signálu za součtovým zesilovačem
3.9 Nízkofrekvenční zesilovač
Díky sečteným signálům z předchozího bloku přijímáme přes odporový trimr 𝑅38
s hodnotou 10 kΩ na vstupní pin 3 nízkofrekvenčního zesilovače signál dopředného
toku, zpětného toku nebo oba současně. V zapojení jsou použity přepínače TSM112
pro volbu odposlechu z žádaného kanálu,[17]. Můžeme si tedy manuálně vybrat,
který kanál chceme odposlouchávat. Abychom mohli odposlouchávat frekvence z
daného kanálu, použijeme zesilovač LM 386N,[16].
Tento obvod má interně nastaveno napěťové zesílení 20. My využijeme možnosti
zvýšení zesílení tohoto zesilovače připojením kondenzátoru 𝐶52 s hodnotou 10 µF
mezi pin 1 a pin 8 a tím nastavíme napěťové zesílení na 200,[16].
Napájecí napětí pro tento obvod volíme +12 V. Výrobce tohoto obvodu dopo-
ručuje volit reproduktor o impedanci 8 Ω,[16]. Reproduktor musí vyhovovat pro
celý měřený rozsah frekvencí, a protože jsou tedy kladeny vyšší nároky na nejnižší
frekvenci, je obtížnější vybrat rozměrově vhodný reproduktor.
Proto pro naše zapojení vybíráme miniaturní reproduktor od firmy LOUDITY
typ LD-SP-UM40/8-N, který má hodnotu impedance 8 Ω a frekvenční rozsah od
100 Hz do 5 000 Hz. Tento reproduktor je vhodný pro měřený rozsah frekvencí ve
slyšitelném pásmu a má i přijatelné rozměry s průměrem 40 mm,[13].
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Konkrétní zapojení obvodu nízkofrekvenčního audio zesilovače s napěťovým ze-
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Obr. 3.21: Zapojení zesilovače s reproduktorem,[16]
Vidíme, že regulace velikosti vstupního signálu je prováděna pomocí odporového
trimru 𝑅38 s hodnotou 10 kΩ. Podle aplikačního zapojení výrobce zapojujeme odpor
𝑅39 s hodnotou 10 Ω na výstup zesilovače společně s kondenzátorem 𝐶54 s hodnotou
47 nF. Testováním byly zvoleny hodnoty kondenzátorů 𝐶55 s hodnotou 10 µF a 𝐶53
s hodnotou 220 µF. Kondenzátory 𝐶50 s hodnotou 220 µF a 𝐶51 s hodnotou 100 nF
slouží jako filtrace napájecího napětí,[16].
3.10 Převodník F/U
Na vstupu této části zpracování dopplerovských signálů již máme oddělené frekvence
dopředného a zpětného toku. Nyní potřebujeme frekvence v jednotlivých kanálech
převést na napětí. Tato napětí již budou odpovídat rychlostem jednotlivých toků
krve. Na tuto část zapojení ultrazvukového měřiče použijeme převodník frekvence na
napětí LM2917 od firmy NATIONAL SEMICONDUCTOR. Tento převodník vyniká
velkou přesností a stabilitou zejména v oblasti nízkých kmitočtů do 10 kHz,[15].
Vnitřní zapojení F/U převodníku můžeme vidět na obrázku 3.22.
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Obr. 3.22: F/U převodník,[15]
Z obrázku 3.22 je zřejmá funkce obvodu převodníku. Diferenciální vstupy operač-
ního zesilovače v obvodu LM2917, tedy pin 1 a pin 11, poskytují uživateli možnost
vlastního výběru přepínací úrovně, což obvodu umožňuje aplikační univerzálnost.
Další stupeň na výstupu vnitřního operačního zesilovače je nábojová pumpa, kde je
vstupní frekvence převáděna na stejnosměrné napětí,[15].
Napájecí napětí +12 V je přivedeno na pin 9 přes vhodný odpor a vnitřně připo-
jeno na Zenerovu diodu. Výstupní tranzistor je řízen operačním zesilovačem, jehož
vstupy jsou na pinech 4 a 10. Na vstupní pin 4 bude připojen integrační konden-
zátor a pin 10 slouží jako zpětná vazba. K tomu, aby tato funkce nábojové pumpy
byla správná, je zapotřebí jeden časovací kondenzátor, výstupní rezistor a integrační
nebo filtrační kondenzátor,[15]
V okamžiku, kdy vstupní signál překročí spínací úroveň komparátoru, časovací
kondenzátor 𝐶60 se začne buď lineárně nabíjet nebo vybíjet mezi dvěma napětími, je-
jichž rozdíl je 𝑉𝐶𝐶/2. Výstupní proudová zrcadla (interní zdroje konstatního proudu)
tento nabíjecí proud na kondenzátoru 𝐶60 velmi přesně přenáší na odpor 𝑅45. Veli-
kost kondenzátoru 𝐶61 je závislá pouze na povolené velikosti zvlnění napětí,[15].
V závislosti na vstupní frekvenci se tedy zvýší množství těchto nabíjecích cyklů
kondenzátoru 𝐶60 a zároveň se také úměrně zvýší napětí na kondenzátoru 𝐶61. Vý-
sledné napětí na kondenzátoru 𝐶61 je tedy úměrné vstupní měřené frekvenci. Toto
napětí je vyvedeno na výstupní pin 5 (EOUT) a přiváděno na vstup CH1 USB
modulu osciloskopu,[15].
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Obr. 3.23: Zapojení F/U převodníku,[15]
Pro časovací kondenzátor 𝐶60 a odpor 𝑅45 platí jistá omezení. Časovací kon-
denzátor podle výrobce poskytuje vnitřní kompenzaci pro nábojovou pumpu a jeho
hodnota kapacity by tedy měla být vyšší než 500 pF pro zajištění velmi přesných
převodů frekvence na napětí. Menší hodnota kapacity časovacího kondenzátoru 𝐶60
může zapříčinit chybný proud na odporu 𝑅45, zvláště při nižších teplotách. Pro tento
rezistor platí, že pokud bude mít příliš velký odpor, může se projevit významná im-
pedance na pinu 3, a proto dojde k nelinearitě převodu frekvence na napětí,[15].
Napájení tohoto obvodu navrhujeme +12 V. Funkční parametry tohoto obvodu
lze tedy jednoduše uživatelsky nastavit pomocí dvou externích kondenzátorů a jed-
noho odporu. Při napájecím napětí +12 V uvažujeme dle výrobce proud 𝐼2= 180
µA. Abychom mohli spočítat kondenzátor 𝐶60, musíme znát maximální vstupní frek-
venci 𝑓𝑚𝑎𝑥. Tuto maximální vstupní frekvenci volíme s rezervou 𝑓𝑚𝑎𝑥 = 1500 Hz.
Poté hodnotu kondenzátoru 𝐶60 spočítáme pomocí následujícího vzorce,[15]:
𝐶60 =
𝐼2
𝑓𝑚𝑎𝑥 · 𝑉𝐶𝐶 =
180 · 10−6
1 500 · 7, 56 = 15, 87𝑛𝐹 (3.17)
kde
𝐶60 je vypočítaný kondenzátor,
𝐼2 je proud vnitřního proudového zrcadla,
𝑓𝑚𝑎𝑥 je maximální vstupní frekvence,
𝑉𝐶𝐶 je napětí na interní Zenerově diodě.
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Spočítaný kondenzátor tedy volíme 15 nF. Zbývá spočítat zatěžovací odpor 𝑅45.
Ten spočítáme, pokud známe žádanou hodnotu maximálního výstupního napětí z
F/U převodníku. Toto výstupní napětí volíme 5 V.




𝑉𝐶𝐶 · 𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í · 𝐶60 ·𝐾 =
5
7, 56 · 1 223 · 15, 87 · 10−9 · 1 = 34 076Ω (3.18)
kde
𝑅45 je vypočítaný odpor,
𝑉𝑂 je výstupní napětí,
𝑉𝐶𝐶 je napětí na interní Zenerově diodě,
𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í je horní mezní frekvence propusti,
𝐶60 je časovací kondenzátor,
K je koeficient zesílení s typickou hodnotou 1.
Hodnotu odporu 𝑅45 volíme nejblíže k vypočítané hodnotě, tedy 33 kΩ. Testo-
váním jsme dospěli k vhodné velikosti odporu 𝑅47 s hodnotou 1 kΩ kvůli zmenšení
spotřeby F/U převodníku.
Kondenzátor 𝐶61 byl z hlediska nejmenšího zvlnění napětí stanoven na hodnotu
1 µF. Úpravy napěťových úrovní vstupu převodníku na pinu 1 i výstupu na pinu 5
budou opět nastavovat odporové trimry s hodnotami 10 kΩ,[15].
K ověření funkce F/U převodníku využijeme připojení sondy osciloskopu na ča-
sovací kondenzátor 𝐶60. Na tomto kondenzátoru naměříme průběhy signálu opět při
mezních frekvencích systému i pro střed frekvenčního pásma.
Na obrázku 3.24 vidíme průběh napětí na kondenzátoru 𝐶60, kdy se při vstupní
frekvenci 123 Hz kondenzátor lineárně nabíjí a vybíjí mezi napěťovými úrovněmi.
Rovné plochy v signálu vytváří střídu převodu frekvence na napětí, která je lineární.
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Obr. 3.24: Průběh napětí na kondenzátoru při 123 Hz
Na obrázku 3.25 vidíme průběh napětí při frekvenci 611 Hz, tedy na středu
frekvenčního pásma.
Obr. 3.25: Průběh napětí na kondenzátoru při 611 Hz
Při mezní frekvenci 1223 Hz již lze pozorovat výrazné zúžení ploch v místech
dvou napěťových úrovní.
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Průběh napětí na kondenzátoru při vstupní frekvenci 1223 Hz vidíme na obrázku
3.26.
Obr. 3.26: Průběh napětí na kondenzátoru při 1223 Hz
Kondenzátor se ještě při této frekvenci stíhá včas nabíjet a vybíjet. Převod frek-
vence je stále lineární. Při dalším zvyšování vstupní frekvence dojde k vymizení
plošek v signálu a kondenzátoru to neumožní se včas nabíjet a vybíjet. Dochází k
nelinearitě převodu frekvence na napětí.
3.11 Zobrazení rychlostní křivky
Zobrazení bude provedeno pomocí softwarového osciloskopu od firmy Owon. Modul
tohoto typu osciloskopu je možno připojit přes USB rozhraní k osobnímu počítači
nebo notebooku. Napájení modulu je možné přes USB rozhraní nebo adaptérem.
Vybraný typ modulu VDS 1022 má dva vstupy (kanály),[19].
Využijeme vhodnou vlastnost softwarových osciloskopů pro práci se vstupními
signály a použijeme odečtení napěťového signálu dopředného toku od napěťového
signálu zpětného toku a tím získáme na monitoru informaci o rozdílovém toku.
Vhodným typem zobrazení a přepínáním mezi vstupními kanály bude možno dle
potřeby zobrazovat zvlášť samotný dopředný tok, zpětný tok, rozdílový tok nebo
jejich libovolné kombinace,[19].
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Vzhled použitého USB modulu je uveden na obrázku 3.27.
Obr. 3.27: Osciloskop Owon,[19]
Na obrázku vidíme USB modul osciloskopu Owon. Jeho porty jsou,[19]:
1 - USB port,
2 - Kompenzace sondy,
3 - Vstup spouštění EXT,
4 - Vstup signálu - kanál 2 (CH2),
5 - Vstup signálu - kanál 1 (CH1).
Osciloskop má frekvenční rozsah 25 MHz, vstupní odpor 1 MΩ a maximální
vstupní napětí 40 V, což je dostačující. Osciloskop umožňuje se vstupními signály
provádět matematické operace jako je součet, rozdíl, násobení, dělení a FFT. Tím
poskytuje široké možnosti analýzy vstupních signálů. Modul je kompaktní, lehký a
snadno přenosný. Váha tohoto osciloskopu je přibližně 0,26 kg,[19].
Naměřené rychlostní křivky je možné ukládat ve formě obrázků nebo ve formě
číselných dat pro pozdější libovolnou analýzu vstupních signálů.
Pomocí osciloskopu Owon byly zachyceny všechny průběhy, které můžeme vidět
v popisu každého funkčního bloku v kapitole Návrh vlastního řešení.
3.12 Napájení
Napájecí zdroj ±12 V
Pro napájení celého zařízení ultrazvukového měřiče rychlosti toku krve použijeme
oddělený spínací napájecí zdroj typ NFM-15-12 od firmy MEANWELL s vysokou
účinností a malým zvlněním. Na síťové straně použijeme dvoupólové připojení bez
ochranného vodiče. Tento zdroj patří do izolační třídy 2 (s přídavnou izolací),[14].
Zdroj pracuje v rozsahu vstupních síťových napětí od 85 V AC do 264 V AC.
Napěťová odolnost zdroje je 4 000 V AC. Zdroj obsahuje ochrany proti zkratu, te-
pelnému přetížení a přepětí. Zdroj je malý, lehký a je vybaven funkcí automatického
restartu. Výhodou zdroje je, že obsahuje fixní přepínací frekvenci 67 kHz. Izolační
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odpor zdroje je 100 MΩ. Zdroj splňuje normy UL60601-1/IEC60601-1/EN60601-
1 pro zdravotnické elektrické přístroje,[14]. Vzhled modulu zdroje +12 V můžeme
vidět na obrázku 3.28.
Obr. 3.28: Zdroj napětí 12 V,[14]
Napájecí modul s výstupním napětím +12 V bude třeba použít dvakrát a umístit
je do vhodné krabičky, protože napájecí moduly od výrobce nejsou umístěny v žád-
ném krytu. Dva napájecí moduly umístíme do krabičky KM- 49,[21], která přesně
vyhovuje rozměry pro umístění obou modulů. Moduly jsou zapojeny tak, že na oba
vstupy modulů je přiváděno stejné síťové napětí. Výstupy modulů jsou vyvedeny na
třípinový konektor, kde mají spojenou společnou zem na prvním pinu, na druhém
pinu je výstup +12 V a na posledním pinu -12 V. Tím získáme potřebné napá-
jecí napětí ±12 V pro celé zařízení,[14]. Napájecí napětí +12 V bude dále sloužit k
vytvoření dalšího potřebného napájecího napětí +5 V.
Napájecí napětí +5 V
Napětí +5 V, které bude poskytovat napájecí napětí pro oscilátor, děličku a de-
modulátor, získáme z napětí +12 V pomocí malého pevného stabilizátoru v pouzdru
TO - 92. Výhodou těchto stabilizátorů je jednoduchost zapojení s minimem dalších
součástek. Obsahují ochranu proti zkratu a tepelnému přetížení. Jeho vstupní napětí
je tedy +12 V a na výstupu obvodu ST 78L05 získáme výstupní napětí +5 V,[8].
Výrobce udává, že tento pevný stabilizátor má maximální výstupní proud 150
mA při teplotě 25∘C, to je pro spotřebu obvodů, které vyžadují napájecí napětí +5
V dostatečný proud, protože spotřeba těchto obvodů je přibližně 35 mA,[8].
Napájecí napětí±12 V je přivedeno přes konektor JP4 na vypínač měřiče TSM212,[18].
Při sepnutí je přivedeno napětí +12 V na pin 3 spínače a současně na vstup pev-
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ného stabilizátoru na pin 3. Pevný stabilizátor vytvoří napájecí napětí +5 V a toto
napětí je na výstupu stabilizátoru na pinu 1. Záporné napětí -12 V je na pinu 6 a
poskytuje tak rozvedení záporné napěťové větve -12 V k operačním zesilovačům v
celém ultrazvukovém měřiči,[8],[18].
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Dle konkrétních parametrů v zadání diplomové práce byl navržen ultrazvukový smě-
rový měřič rychlosti toku krve s kontinuální pracovní frekvencí 4 MHz, generovanou
intenzitou ultrazvuku 100 𝑚𝑊
𝑐𝑚2 a průměrem vysílacího měniče tvaru D = 8 mm.
Vycházelo se z předpokladu, že přístroj bude umístěn na vyšetřovacím pracovišti,
tedy nebude používán jako přenosné zařízení. Zobrazení rychlostních křivek toku
krve probíhá přes softwarový osciloskop na monitoru počítače. Proto byl koncept
návrhu uzpůsoben tak, že může být krabička přístroje větší a bude tedy možné
všechny komponenty v krabičce vhodně rozmístit.
Do příslušné krabičky byl tedy umístěn plošný spoj, který má vývody na dvě
strany. Na jedné straně je připojen k signalizační diodě napájecího napětí, vypínači
celého zařízení, napájecímu konektoru, dvěma konektorům pro připojení koaxiálních
kabelů a ke dvěma přepínačům pro volbu odposlechu žádaného kanálu. Na druhé
straně plošného spoje je konektor pro připojení ultrazvukové sondy. Krabička, v níž
je umístěn plošný spoj, má vyvrtané díry pro reproduktor, který je připevněn na
spodní straně horního víka krabičky.
Pro výrobu plošného spoje v domácích podmínkách byl použit cuprextit s vrst-
vou pozitivní fotoemulze. Předloha plošného spoje byla vytisknuta na pauzovací
papír a poté osvícena ultrafialovým světlem. Vyvolání proběhlo pomocí 1,5% roz-
toku hydroxidu sodného. Leptání plošného spoje bylo provedeno v roztoku chloridu
železitého.
Plošný spoj je řešený s jednostrannými vodivými plochami a osazený součástkami
zespodu desky pomocí SMD součástek a z vrchní strany jsou zapájeny zbývající
součástky.
Při rozmisťování součástek na desku plošného spoje bylo bráno v úvahu umístění
napájení nejdál od připojení ultrazvukové sondy. Jsou rozvedena potřebná napájecí
napětí k obvodům a uzemnění.
Všechny funkční bloky ultrazvukového měřiče rychlosti toku krve byly experi-
mentálně ověřeny v kapitole Návrh vlastního řešení. Každý funkční blok má vždy
vypočítány potřebné parametry, je uvedeno jeho konkrétní zapojení a ověření funkce
je dokumentováno snímky ze softwarového osciloskopu Owon.
Spotřeba zařízení je pro kladnou napájecí větev +12 V přibližně 90 mA a pro
zápornou napájecí větev -12 V je spotřeba 50 mA.
Mezi výhody systému patří, že všechna napájecí napětí potřebná pro integrované
obvody, byla redukována pouze na napájecí napětí +12 V, -12 V a +5 V. To značně
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zjednodušilo celou konstrukci a tvorbu plošného spoje. Další výhodou je použitý od-
dělený bezpečný zdroj s výstupním napětím ± 12 V, který jsme vytvořili složením
dvou modulů NFM-15-12 s napětím +12 V,[14]. Výhodou je také minimalizace ce-
lého zařízení. Krabička měřiče je vybrána přesně pro rozměry desky plošného spoje
a s ohledem na připojené konektory. Dále kvalitu všech signálů zlepšuje vysoký po-
čet kondenzátorů použitých v zapojení celého měřiče, zvláště ve všech napájecích
větvích. Pro přesnější nastavování vstupních a výstupních signálů přicházejících na
integrované obvody bylo také použito odporových trimrů, které velmi usnadní jemné
nastavení.
Nevýhody systému zahrnují jistou nepřesnost převodu signálů měřených oscilo-
skopem. Jelikož se jedná o softwarový osciloskop, signály jsou převáděny na úrovně,
které nemusí přesně vystihovat tvar signálu. Další nevýhodou je vytvoření desky
plošného spoje v domácích podmínkách. Tím vznikají přeslechy a dochází k vzá-
jemnému ovlivňování součástek. Bylo by třeba navrhnout vícevrstvý plošný spoj s
vylitými zeměmi. Nevýhoda je nedostatečné odstínění přijímací strany ultrazvukové
sondy od vysílací strany. Tím dochází k průniku vysokofrekvenčních signálů. Protože
má však sonda spojenou společnou zem přijímacího měniče s vysílacím měničem, je
toto oddělení velmi problematické. Na složitosti výsledné funkce celého ultrazvuko-
vého měřiče rychlosti toku krve se také podílí nemožnost ověřit kvalitu ultrazvu-
kových měničů, vyzařovací charakteristiky vysílacího měniče a citlivosti přijímacího
měniče. To ovlivňuje vstupní signál, který může být velmi slabý a zpracování tako-
vého signálu je velmi obtížné. Vzhled vytvořeného ultrazvukového měřiče rychlosti
toku krve vidíme na obrázku 4.1 s otevřenou krabičkou a na obrázku 4.2 je zařízení
uzavřeno.
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Obr. 4.1: Otevřená krabička ultrazvukového měřiče rychlosti toku krve
Obr. 4.2: Uzavřená krabička ultrazvukového měřiče rychlosti toku krve
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4.2 Konstrukční podklady
4.2.1 Celkové schéma zapojení
Celkové schéma zapojení ultrazvukového měřiče rychlosti toku krve je uvedeno v
příloze A Celkové schéma. Schéma bylo vytvořeno v návrhovém programu Eagle ve
verzi 7.3.0. Schéma bylo zpracováno přehledně a v obou kanálech zpracování signálu
i symetricky pro snadnější orientaci v zapojení jednotlivých integrovaných obvodů a
součástek.
V pravé horní části celkového schématu zapojení jsou umístěna napájecí napětí
pro celé zařízení. Zpracování signálů je popisováno z levého dolního rohu od os-
cilátoru, přes děličku kmitočtu, výstupní vysokofrekvenční zesilovač na sondu. Ze
sondy je pak signál přiváděn na přijímací vysokofrekvenční zesilovače, demodulátor.
Nyní se signál rozděluje do dvou nezávislých kanálů a je přiváděn na filtr, fázovací
článek a součtový zesilovač. Z výstupu součtového zesilovače se signál rozděluje na
nízkofrekvenční zesilovač a na vstupy F/U převodníků. Z jejich výstupu je již signál
veden přes koaxiální kabely na vstupy softwarového osciloskopu.
4.2.2 Výkresy plošného spoje
Obr. 4.3: Výkres plošného spoje
53
.J -2 
.8{.8J.E5 .82 .71 .75 .ď53.sr.56.5p2l ,20,u .sz .29 ,21 .5{ .,. .,1ďo.s,zd.hss.59
C ot{ cs' q*Hffiq c
" g:- =,8"' gfu*{ 15 +* 
* 
il:B: " Ht IO O O C  ^ . .  C (
.*Q)g,,, 1-"-T-B] IIFŘ 69.69^j ,'ď ,.'.d}**:B l* 
U+o 
xHH3x,,@ ffi @ El',''B 
"-#r l .p m eÉ F @"9oililae #,,'l *q__[]{iBI' YElBt.E." - c
#tryffczsoo|Ě,,,H -_ YB.ffig c
o-lÓÉ-"..3g = l_efr[sHoo
., .,,., .,o 
.:l,, .i:, 
.,,.,, 
n lz,!h.70 .69 .oz .6| :36..s'uniu;'J.!',..i'1lÍ .{1 .;lo..ťťďJD.x'30 
-a











E f  E r
c  o o o o o o oc  o  o  : i lo  ooo loJ "  Ln t
o m o  o










T .-Ě l.I'....:: .';. É : c
l - í . : ^ 1  ^ - -  l ! '  o _*,.ď;..E'.-..-';.'i,h, B,, -': E ....-F-:o o o o  o o  I
E ! |n8  l l T  Í l T c2o  o  o  c  com. ' - c  c
c E ]  c | 0  o  Í l T c 2 1  E  E ] c u t  . .




-|u u ,,,f i .-.- F-^*,á c c
F " o o c  
l !  o o o  o  o o o  l l l  c
ěb  [ ]n soo  oooo  o  . E , , ] oooB ' '
E,.rĚ:.jfu .Ť:' o ...a3"J'ť:
t r r  
6 R J 6 C B  
o
o o o  o  
: o o o o o o o o o  
o R t + 5 ť - . i ' c c
o  c c  o o o o o o o  
R t s
c  F  
o ooo 
3
c o o o  -'uhr:' ;"!"; .ini:
* r? c l  
- ooccccno -  
qc
i' Ft-tj 
a -;'Rr7 E l" 
u tHo'H'3








n r z [ ] [ ]n s+
o  c c o c
!*ssE I oo
.  
o o o o  o
o o o
D4 I-T I-T DJ




o  o o o o o o o
3 oooSoSo
*1sm o
o ! ! J o
Obr. 4.5: Osazovací plán - spodní strana
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Označení: Hodnota: Typ: 
 
Označení: Hodnota: Typ: 
R1 560 64W 
 
R41 33k RC1206 
R2 10k 64W 
 
R42 10k 64W 
R3 10k RC1206 
 
R43 1k RC1206 
R4 200 RC1206 
 
R44 10k 64W 
R5 200 RC1206 
 
R45 33k RC1206 
R6 100 RC1206 
 
R46 10k 64W 
R7 100 RC1206 
 
R47 1k RC1206 
R8 22 RC1206 
 
R48 4k7 RC1206 
R9 2k2 RC1206 
    R10 10k RC1206 
    R11 22 RC1206 
    R12 2k2 RC1206 
    R13 51 RC1206 
    R14 39k RC1206 
    R15 39k RC1206 
    R16 39k RC1206 
    R17 91k RC1206 
    R18 36k RC1206 
    R19 620k RC1206 
    R20 39k RC1206 
    R21 39k RC1206 
    R22 39k RC1206 
    R23 91k RC1206 
    R24 36k RC1206 
    R25 620k RC1206 
    R26 10k RC1206 
    R27 10k RC1206 
    R28 10k RC1206 
    R29 10k RC1206 
    R30 3k3 RC1206 
    R31 10k RC1206 
    R32 10k RC1206 
    R33 10k RC1206 
    R34 3k3 RC1206 
    R35 10k RC1206 
    R36 10k RC1206 
    R37 10k RC1206 
    R38 10k 64W 
    R39 10 RC1206 
    R40 10k 64W 





Označení: Hodnota: Typ: 
 
Označení: Hodnota: Typ: 
C1 100n CKS1206 
 
C41 10u CT 
C2 10u CT 
 
C42 12n CF1 
C3 100n CKS1206 
 
C43 10u CT 
C4 10u CT 
 
C44 10u CT 
C5 10n CKS1206 
 
C45 12n CF1 
C6 100n CKS1206 
 
C46 10u CT 
C7 10u CT 
 
C47 10u CT 
C8 100n CKS1206 
 
C48 10u CT 
C9 10u CT 
 
C49 10u CT 
C10 100n CKS1206 
 
C50 220u CE220u 
C11 10u CT 
 
C51 100n CKS1206 
C12 100n CKS1206 
 
C52 10u CT 
C13 10u CT 
 
C53 220u CE220u 
C14 10n CKS1206 
 
C54 47n CKS1206 
C15 100n CKS1206 
 
C55 10u CT 
C16 10u CT 
 
C56 15n CF1 
C17 100n CKS1206 
 
C57 1u CF1 
C18 10u CT 
 
C58 10u CT 
C19 10n CKS1206 
 
C59 100n CKS1206 
C20 10n CKS1206 
 
C60 15n CF1 
C21 10n CKS1206 
 
C61 1u CF1 
C22 100n CK   C62 10u CT 
C23 100n CKS1206 
 
C63 100n CKS1206 
C24 10u CT 
 
C64 100n CKS1206 
C25 4n7 CF2 
 
C65 100n CKS1206 
C26 12n CF1 
 
C66 100n CKS1206 
C27 680p CKS1206   C67 220u CE220u 
C28 10u CT 
 
C68 220u CE220u 
C29 10n CF1 
 
C69 100n CKS1206 
C30 10n CF1 
    C31 10n CF1 
    C32 10u CT 
    C33 4n7 CF2 
    C34 12n CF1 
    C35 680p CKS1206         
C36 10u CT 
    C37 10n CF1 
    C38 10n CF1 
    C39 10n CF1 
    C40 10u CT 





Označení: Hodnota: Typ: 
 
Označení: Typ: 
D1 BAS32L SMD 
 
IC1 SG531P 
D2 BAS32L SMD 
 
IC2 74HC74N 
D3 BZV55C1 SMD 
 
IC3 LT1227 
D4 BZV55C1 SMD 
 
IC4 LT1222 
D5 BZV55C1 SMD 
 
IC5 LT1222 
D6 BZV55C1 SMD 
 
IC6 RF2713 
LED1 L-934LGD  GREEN LED 
 
IC7 LT1124 
    
IC8 LT1124 
    
IC9 LT1124 
    
IC10 LT1124 
    
IC11 LM386N 
    
IC12 LM2917 
    
IC13 LM2917 





SPÍNANÝ SÍŤOVÝ ZDROJ NFM-15-12 
KONEKTOR-VIDLICE Mini XLR MC-913-EN 
KONEKTOR-ZÁSUVKA Mini XLR MC-901-EN 
BNC KONEKTOR-VIDLICE CVP-220 
BNC KONEKTOR-ZÁSUVKA BNC-Z50 
SPÍNAČ TSM212 
PŘEPÍNAČ TSM112 
FOTOCUPREXTIT 200X150X1,5 FR4 
REPRODUKTOR LD-SP-UM40/8-N 
PATICE  DIL14PZ 
PATICE  DIL08PZ 
KRABIČKA PRO MĚŘIČ PP63NB 
KRABIČKA PRO ZDROJ KM-49 
ULTRAZVUKOVÁ SONDA PKM-31 
OSCILOSKOP OWON VDS1022 
KABEL KOAXIÁLNÍ RG174-U50R 




Cílem této diplomové práce bylo zaměřit se na dopplerovské metody měření rychlosti
toku krve v cévách, nastudovat metody vyhodnocování dopplerovských signálů a
jejich zapojení. Je zde uveden systémový návrh celého směrového měřiče rychlosti
toku krve cévami. Jsou jednotlivě popisovány funkční bloky systému a vypočítány
konkrétní hodnoty součástek. Ke každému hlavnímu funkčnímu bloku je přiloženo
konkrétní použité schema zapojení.
Celý systém byl navržen jako optimální volba součástkové základny s ohledem
na kompaktnost a jednoduchost s využitím prvků, které pokud možno slučují více
funkcí.
Napájení celého zařízení je provedeno bezpečným odděleným napájecím zdrojem.
V návrhu vlastního řešení je také zahrnut akustický odposlech s volbou odposlou-
chávaného kanálu a se zobrazením rychlostních křivek na PC.
Všechny obrázky ověřující funkci hlavních bloků systému jsou zachyceny pomocí
softwarového osciloskopu.
Experimentálně byla ověřena funkčnost všech dílčích bloků zapojení. V kapi-
tole Ověření funkce je uveden popis výhod a nevýhod systému s celkovou fotkou
zkonstruovaného ultrazvukového směrového měřiče rychlosti toku krve.
Bylo nakresleno celkové schéma zapojení, sestavena soupiska všech použitých
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SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A ZKRATEK
𝐴 velikost zesílení
AC střídavé napětí
𝐴1 amplituda signálu v A - kanále
𝐴2 amplituda signálu v B - kanále
𝐴𝐹 amplituda dopředného signálu
𝐴𝑅 amplituda zpětného signálu
𝛼 úhel mezi osou cévy a osou sondy
𝛼 úhel fázového posunu vůči oscilátoru
𝑏 šířka oblasti
c rychlost šíření ultrazvukové vlny
𝐶 výsledná amplituda
𝐶𝐻1 kanál 1 osciloskopu Owon
𝐶𝐻2 kanál 2 osciloskopu Owon
𝑑 vzdálenost dopplerovského signálu v průsvitu cévy
D průměr vysílacího měniče
𝐷 amplituda Dopplerovy složky
F/U frekvence/napětí
𝐹 amplituda vektorového součtu pro A - kanál
FFT Fast Fourier Transform
𝑓𝑑 frekvence dopplerovského zdvihu
𝑓𝑑𝑜𝑙𝑛í dolní mezní frekvence propusti
𝑓ℎ𝑜𝑟𝑛í horní mezní frekvence propusti
𝑓𝑝 pomocná frekvence
𝑓𝑣 frekvence vyslané ultrazvukové vlny
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𝑓𝑚𝑎𝑥 maximální vstupní frekvence
𝐺 amplituda vektorového součtu pro B - kanál
𝐶𝐻1 první vstup osciloskopu
𝐶𝐻2 druhý vstup osciloskopu
I intenzita
I OUT první demodulovaný signál
𝐼2 proud vnitřního proudového zrcadla
K koeficient zesílení
𝑘1, 𝑘2, 𝑘3 Butterworthovy koeficienty
𝑘𝑣 činitel elektromechanické vazby




Q OUT druhý demodulovaný signál
𝑟 poloměr
𝑅 vzdálenost oblasti od měniče
R velikost odporu
𝑠 plocha měniče
SKO Schmittův klopný obvod
SMD Surface Mount Device
𝑡 čas
𝑇𝑖 perioda vysílání impulzů
𝜏𝑖 časový interval délky impulzů
𝜏2 časový interval pro příjem signálu
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𝜏3 časový interval zpoždění
𝑈 efektivní napětí
𝑢1 napětí v A - kanále za součtovým zesilovačem
𝑢2 napětí v B - kanále za součtovým zesilovačem
𝑢𝑎 napětí v A - kanále
𝑢′𝑎 napětí v A - kanále po fázovém posunu
̂︁𝑢𝑎 napětí v A - kanále po detekci
𝑢𝑏 napětí v B - kanále
𝑢′𝑏 napětí v B - kanále po fázovém posunu
̂︁𝑢𝑏 napětí v B - kanále po detekci
𝑢𝑝 přijatý signál
𝑈𝑣𝑠𝑡 vstupní signál
USB Universal Serial Bus
v rychlost toku krve
𝑉𝑂 výstupní napětí
𝑉𝐶𝐶 napětí na interní Zenerově diodě
𝑣𝑚𝑖𝑛 minimální rychlost toku krve
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